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Abstrakt 
Předkládaná diplomová práce se zabývá biodegradabilními materiály na bázi 
železa a možnostmi jejich využití v medicíně. Konkrétně se soustředí na jejich aplikaci 
jako dočasných kostních implantátů. Práce dále stručně shrnuje obecné použití 
biomateriálů v medicíně a více se věnuje problematice biodegradabilních materiálů 
a rychlosti jejich koroze v organismu. 
Praktická část předkládá metodiku zvolenou pro přípravu železných porézních materiálů 
s příměsí křemíku. Struktura připravených vzorků je určena pomocí EDX a XRD 
analýzy. Vliv příměsi křemíku na korozní chování vzorků je sledován při imerzním 
testu ve třech roztocích simulujících tělní tekutiny. Dále je korozní odolnost 
analyzována pomocí elektrochemických zkoušek, z nichž jsou získány 
potenciodynamické křivky pro určení korozního potenciálu a korozní proudové hustoty. 
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Abstract 
This thesis refers to Fe-based biodegradable materials and their potencial aplications in 
medicine, especially as temporary bone implants. This work generaly 
summaries aplications of biomaterial in medicine with more interest kept on 
biodegradable materials and their in-vivo corrosion. 
The experimental part refers to conduction of porous Fe-based materials with 
silica addition. The structure of prepared specimens is identified by EDX and XRD 
analysis. The imersion test and electrochemical studies were conducted to observe 
corrosion behaviour with respect to different concentration of silica. Potenciodynamic 
curves were obtained to determine corrosion potencial and corrosion current density 
of prepared samples. 
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ÚVOD 
S rozvojem společnosti a neustálou tendencí ke zvyšování životní úrovně se rozvíjí 
i vývoj nových materiálů pro biomedicínské aplikace. Účelem těchto materiálů je 
nahrazení biologické tkáně, která v důsledku poškození ztratila svoji fyziologickou 
funkci, a to jak dočasně tak trvale. 
Umělé materiály jsou součástí klinické praxe již celou řadu let a mají zde svoji 
nezastupitelnou roli. Doposud jsou však využívány materiály permanentního 
charakteru, které jsou v organismu biologicky stabilní a jejich případné odstranění lze 
provést pouze sekundárním chirurgickým zákrokem. V případě trvalých implantátů jako 
jsou umělé klouby nebo srdeční chlopně je biologická stabilita základním požadavkem, 
který musí tyto materiály splňovat. 
Existují však klinické případy, kdy je vyžadována pouze dočasná funkčnost 
implantátu a po splnění této funkce je nutné implantát z těla pacienta chirurgicky 
odstranit, například při léčbě zlomenin. V této oblasti se jako slibný ukazuje vývoj 
materiálů, které jsou biodegradabilní, tedy v organismu podléhají postupnému 
biologickému odbourávání.  
Biodegradabilní implantáty jsou předmětem intenzivního výzkumu. Je snahou 
nalézt mechanicky dostatečně pevný materiál, který zároveň optimální rychlostí 
degraduje. Korozní produkty implantátu nesmí být toxické a musí být metabolizovány 
jako součást fyziologických metabolických cest. 
Významnou kategorií biodegradabilních materiálů jsou kovy, zejména na bázi 
železa a hořčíku. Rychlost koroze čistého železa nebo hořčíku však pro výše zmíněné 
účely nevyhovuje a proto je snaha ji různými způsoby optimalizovat. Nejčastěji se tak 
děje pomocí příměsí.  
Tato práce se zabývá biodegradabilními materiály na bázi železa s příměsí 
křemíku. Železné vzorky s různým obsahem křemíku jsou podrobeny korozním 
zkouškách v různých roztocích, simulujících tělní tekutiny. Rychlost koroze je také 
zkoumána pomocí elektrochemických metod – měřením potenciodynamických křivek 
jednotlivých vzorků jsou získány hodnoty popisující jejich korozní chování. Snahou je 
získat představu o vlivu křemíku na korozní odolnost materiálů na bázi železa jako 
potenciálních biodegradabilních materiálů, vhodných pro kostní implantáty. 
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1 KOST 
Člověk jako obratlovec má evolučně vyvinutou vnitřní kostěnou kostru, jejíž hlavní 
funkcí je opora těla a ochrana vnitřních orgánů [1]. U dospělého člověka tyto funkce 
zajišťuje přibližně 200 kostí, které představují 13 – 14% tělesné hmotnosti. Kromě 
zmíněného slouží kosti jako zásobárna minerálních látek (zejména vápník a fosfor) 
a udržují homeostázu vápníku v krevním séru. V kostní dřeni dochází k procesu 
krvetvorby [2]. 
Kost je složena z buněk a mezibuněčné hmoty [3]. Kostní tkáň je tvořena třemi 
typy buněk – osteoblasty, osteocyty a osteoklasty.  Osteoblasty jsou součástí 
dynamického procesu formování nové kosti a její remodelace. Jedná se o synteticky 
aktivní buňky, které v kosti vytvářejí mezibuněčnou hmotu. Osteoblasty nejsou schopné 
proliferace (buněčného dělení) a jsou-li obklopeny dostatečným množstvím 
mezibuněčné hmoty, mění se na osteocyty.  
Osteocyty představují klidové stadium osteoblastů, též nejsou schopné proliferace. 
Podílejí se na metabolismu kostní tkáně a uvolňování minerálních látek z kosti, čímž 
přispívají k regulaci hladiny vápníku v tělních tekutinách. Osteocyty také regulují 
činnost osteoblastů a osteoklastů, čímž přispívají ke správné remodelaci kosti. 
Doba života osteocytů se pohybuje okolo 20 let. Odumřelé oscteocyty nejsou 
nahrazovány. 
Na rozrušování kostní tkáně se podílejí osteoklasty. Během procesu resorpce se 
pohybují po povrchu kostní hmoty a produkují enzymy, které degradují kostní kolagen 
a uvolňují minerální látky. Kost je neustále resorbována osteoklasty a znovu 
vytvářena osteoblasty v procesu remodelace.  Tento proces zajišťuje kosti schopnost 
reagovat na vnější změny mechanické zátěže. V případě poškození je kost schopná 
sebeobnovy. Resorpce probíhá rychleji než tvorba nové kosti. Určitá oblast kosti může 
být degradována během 2-3 týdnů, obnova pak trvá i více než tři měsíce [4]. 
Mezibuněčná hmota je z 50% až 70% tvořena anorganickými látkami, z 20% až 
40% látkami organickými a 5% až 10% kosti tvoří voda [1]. Nejhojnějšími minerálními 
prvky v kostech jsou vápník a fosfor, které vytvářejí krystalky v podobě hydroxyapatitu 
(například vápník ve formě Ca10(PO4)6(OH)2. Organická část je tvořena proteiny, 
převážně kolagenem (>90%).  
Minerální látky zajišťují, že je kost dostatečně pevná a odolná, naproti tomu látky 
organické odpovídají za elastičnost. Vzájemný poměr obou látek určuje mechanickou 
pevnost kosti [5]. S rostoucím stupněm mineralizace kostní tkáně klesá pružnost kosti 
a tím její schopnost odolávat deformacím. 
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1.1 Stavba kosti 
S ohledem na makroskopický charakter vnitřní struktury kosti lze rozlišit dva typy 
kostní tkáně, kompaktní a houbovitou. Oba typy kostní tkáně se mohou vyskytovat 
společně v jedné kosti, jak je patrné na obrázku 1, kde kompaktní kost obklopuje kost 
houbovitou ve středu kosti.  
Kompaktní kost má těsnější uspořádání než kost houbovitá a je tedy pevnější 
a tužší [6]. Struktura kompaktní kosti je tvořena osteony, základní stavební jednotkou 
kosti. V osteonu zralé kosti jsou kolagenní vlákna uspořádána do lamel koncentricky 
obklopujících Haversův kanálek, kterým prochází nervové a cévní zásobení kosti. 
Uspořádání kolagenních vláken do lamel je charakteristickým znakem kompaktní kosti. 
Tímto se hlavně odlišuje od kosti houbovité, tvořené trámci (trabekuly), mezi kterými je 
značný prostor vyplněný kostní dření. 
 
 
Obrázek 1: Struktura kostní tkáně.  
Převzato a upraveno z [7]. 
  
U dlouhých lidských kostí se kompaktní kost nachází v jejich střední části, 
v tzv diafýze. Houbovitou kost pak lze ve větším zastoupení nalézt v krátkých 
a plochých kostech. Dále se vyskytuje na koncích dlouhých kostí, tzv. epifýzách. 
Kromě strukturního hlediska lze kosti rozdělit také z hlediska histologického, a to 
na kost primární a sekundární [1]. Primární kost je charakteristická neuspořádanými 
kolagenními vlákny, které se postupem času uspořádávají do lamel, obklopujících 
Haversův kanálek. Uspořádáním vláken do lamel se kost primární mění na kost 
sekundární. 
Na povrchu je kost kryta hutným kolagenním vazivem, tzv. okosticí. Okostice je 
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bohatě nervově a cévně zásobená, její hlavní funkcí je zajistit kosti výživu. V případě 
poškození kosti je z okostice iniciována tvorba nových osteoblastů. 
1.2 Mechanické vlastnosti 
Kosti mají z hlediska své biologické funkce unikátní strukturní a mechanické vlastnosti. 
V těle patří k nejtvrdším tkáním (po zubovině a sklovině) [5]. Obecně se jedná o 
metabolicky velice aktivní tkáň, která má výbornou schopnost sebeobnovy a aktivně 
reaguje na změny mechanických nároků. 
Kostní tkáň se vyznačuje viskoelastickými vlastnostmi [8]. Pod deformujícím 
napětím reaguje jak elasticky, tak plasticky. Nejdůležitější viskoelastické vlastnosti 
kosti jsou její tuhost a pevnost, které popisují jak kost  reaguje na vnější zatížení. Tuhost 
souvisí se schopností kosti odolat deformaci. Čím je kost tužší (méně pružná) tím větší 
snese zatížení, než dojde k její trvalé deformaci. Pevnost popisuje schopnost tkáně 
odolat zatížení bez poškození, tedy čím je kost pevnější, tím větší zatížení musí působit, 
aby došlo k jejímu zlomení. 
S deformací kosti také souvisí její mez pružnosti a mez pevnosti. Mez pružnosti 
udává největší hodnotu vnějšího napětí, při kterém je deformace ještě pružná. Pokud 
tato hodnota není překročena, kost se vrací do svého původního tvaru. Je-li 
mez pružnosti překonána, kost již nereaguje elasticky, ale plasticky, tj. do původního 
stavu se nevrací. Další mezí je mez pevnosti. Při jejím překročení dochází k porušení 
soudržnosti tkáně a dochází buď k rozdrcení kosti nebo k jejímu přetržení. Graf 
závislosti působícího zatížení a příslušné reakce kosti ilustruje obrázek 2. 
 
Obrázek 2: Závislost mezi působícím zatížením a deformací kosti. 
     Převzato a upraveno z [9]. 
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1.3 Remodelace 
Kost je dynamická tkáň, u které neustále dochází k remodelaci. Tento proces má 
několik příčin. Nejčastěji jej iniciuje změna vnější zátěže nebo disbalance v hladině 
vápníku a fosforu [10]. Remodelace kostní hmoty je aktivní děj, během kterého dochází 
k rozrušování kosti osteoklasty a k její opětovné tvorbě osteoblasty. Komunikace mezi 
oběma druhy buněk je přísně řízena biochemickými pochody. K remodelaci dochází jak 
v důsledku změn zátěže, tak v důsledku poškození. 
Nejběžnějším typem poškození kosti je její zlomení [6]. Při zlomenině dochází ke 
krvácení z poškozených cév a vytvoření krevní sraženiny. Osteocyty, které v důsledku 
poškození cév nejsou zásobeny kyslíkem a živinami, odumírají. Okostice a kostní dřeň 
nekrotizují, vzniká zánět. V místě zlomeniny se postupně rozvíjí nové cévní zásobení. 
V okostici proliferují progenitorové buňky osteoblastů a tvoří se nové osteoblasty, které 
produkují kostní hmotu. 
1.4 Stárnutí 
V průběhu života se mechanické vlastnosti kostí mění. Převážně je tato skutečnost 
dána změnami v poměru organické a anorganické složky [10]. S přibývajícím věkem se 
mineralizace kostní tkáně zvyšuje a kosti se stávají křehčí. Čím je kost starší tím více se 
u ní snižuje mez pevnosti a kost je náchylnější ke zlomení. Hodnoty meze pevnosti pro 
jednotlivé věkové kategorie jsou uvedeny v tabulce 1. 
 
Tabulka 1: Závislost meze pevnosti kosti na věku. 
Převzato a upraveno z [11]. 
 
Věk 
Mez pevnosti [MPa] 
Tah Tlak Ohyb Krut 
10-20 114 - 151 - 
20-30 123 167 173 57 
30-40 120 167 173 57 
40-50 112 161 162 52 
50-60 93 155 154 52 
60-70 86 145 139 49 
70-80 86 - 139 49 
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Dalším faktorem, který ovlivňuje pevnost kosti je rychlost její remodelace. 
S postupem času dochází k poškození kolagenních vláken a k opotřebení osteonů 
v důsledku ukládání minerálních látek [11]. 
U kostní tkáně však dochází k neustálé remodelaci, a tak jsou opotřebované 
osteony nahrazovány novými a kost si udržuje svoji pevnost. Intenzita remodelace však 
s rostoucím věkem klesá a osteony nejsou dostatečně obnovovány. Při stárnutí také 
roste počet osteoklastů a proces resorpce kostní tkáně převažuje nad její tvorbou. Ke 
změnám v intenzitě remodelace dochází okolo 50 roku věku, viz tabulka 1. 
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2 BIOMůTERIÁLY 
Biomateriály jsou v medicíně využívány již řadu let [12]. Oblast biomedicínských 
aplikací se neustále rozvíjí a biomateriály se dnes využívají v široké škále aplikací. 
Časté příklady jsou vypsány na obrázku 3. Biomateriály jsou syntetické materiály, 
jejichž hlavním účelem je nahradit tkáně a orgány, které nejsou schopny plnit svoji 
fyziologickou funkci.  
 
 
Obrázek 3: Aplikační možnosti biomateriálů.  
      Převzato a upraveno z [12]. 
 
Biomateriály, který se dostávají do klinické praxe musí vyhovovat přísným 
kritériím [13]. Nejdůležitějším požadavkem je biokompatibilita materiálu. Materiály, 
které jsou označeny za biokompatibilní, nevyvolávají po implantaci do organismu 
klinicky významnou odpověď. Organismus biokompatibilní materiál toleruje 
a nedochází k jeho rejekci. Biokompatibilitu materiálů lze posuzovat z různých 
hledisek, například z hlediska vyvolání imunitní odpovědi, cytotoxicity, karcinogenity, 
mutagenity nebo teratogenity [14]. 
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Všechny uměle vyráběné materiály vyvolávají po implantaci do organismu určitý 
typ odpovědi [15]. Podle míry této odpovědi lze rozlišit materiály bionertní, bioaktivní 
a biodegradabilní (resorbovatelné).  
 
Bioinertní materiály  
Bioinertní materiály jsou charakteristické svým inertním povrchem. Tyto materiály 
neinteragují s okolním prostředím, nevytváří s ním ani chemickou ani biologickou 
vazbu. Po určitém čase od implantace se okolo bionertního implantátu vytváří vazivové 
pouzdro. Přestože i u těchto materiálů existuje určitá odpověď organismu, lze ji 
považovat za minimální a klinicky nevýznamnou. 
Bioinertní materiály jsou v klinické praxi využívány již řadu let a mají zde 
nezastupitelnou roli. Vhodné jsou zejména ke konstrukci trvalých implantátů, například 
kloubních náhrad, zubních implantátů, nitroočních čoček nebo srdečních chlopní. 
Uplatnění nacházejí i při výrobě katetrů nebo nosičů léčiv. 
Pro konstrukci bioinertních implantátů jsou vhodné keramické materiály, 
polymery, kompozitní materiály nebo kovy [16]. V porovnání s ostatními skupinami 
materiálů jsou kovy pevnější a více odolné proti zlomení, proto existuje tendence je 
využívat hlavně v ortopedických aplikacích.  
Dnes jsou často využívanými kovy například nerezová ocel 316L, chromkobaltové 
slitiny, titan a jeho slitiny. Titan vykazuje v porovnání s ostatními materiály velmi dobré 
mechanické vlastnosti, zejména vysokou pevnost v poměru k nízké hustotě. Dále je 
nejodolnější vůči korozi a obecně se v organismu chová naprosto inertně. Ze zmíněných 
materiálů je vůči korozi nejméně odolná nerezová ocel. 
 
Bioaktivní materiály 
Bioaktivní materiály vytvářejí kontakt s živou tkání přímo, nikoliv prostřednictvím 
vaziva jako je tomu u materiálů bioinertních [15]. Mezi tkání a bioaktivním materiálem 
dochází k částečné integraci. Známými bioaktivními materiály jsou například bioskla, 
sklokeramika nebo hydroxyapatit. Některá bioskla se využívají jako implantáty kostí, 
avšak pouze v nenosných aplikacích (například implantát kosti středního ucha). 
 
Biodegradabilní materiály 
Biodegradabilní materiály představují slibnou oblast zejména z hlediska aplikací, 
kde postačuje, aby opora poškozené tkáni byla pouze dočasná, například 
v ortopedických aplikacích nebo při léčbě vaskulárních onemocnění [17]. Cílem 
dočasného implantátu je poskytnout tkáni nutnou oporu během prvních fází remodelace 
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a následně nově se formující tkáni ustupovat. Odstranění nutnosti sekundárního 
chirurgického zásahu pro vyjmutí implantátu je zde nespornou výhodou. 
Zmíněných vlastností biodegradabilního implantátu lze dosáhnout s vhodně 
konstruovanými biodegradabilními materiály [15]. Kromě klasických požadavků, které 
jsou obecně na biomateriály kladeny se zde řeší také otázka produktů korozní přeměny. 
Požadavkem je, aby nebyly toxické a aby nedocházelo k jejich ukládání v jiných 
orgánech. 
2.1 Biomateriály vhodné pro konstrukci implantátĤ 
Pro medicínské aplikace jsou jako biomateriály využívány kovy, polymery, 
keramika a kompozity. V tabulce 2 jsou uvedeny příklady nejčastěji využívaných 
materiálů pro ortopedické aplikace. Jednotlivé kategorie disponují širším rozsahem 
materiálů, zde jsou však uvedeny pouze ty, které se významně uplatňují právě 
v ortopedii.  
 
Tabulka 2: Příklady biomateriálů pro ortopedické aplikace.  
Převzato a upraveno z [16]. 
Kovy a jejich slitiny 
316L Ŷerezová oĐel fixace zlomenin 
CP-Ti, Ti-Al-V, Ti-Al-Nb,  
Ti-13Nb-13Zr, Ti-Mo-Zr-Fe 
fiǆaĐe zloŵeŶiŶ, kostŶí a klouďŶí ŶáhradǇ 
Co-Cr-Mo, Cr-Ni-Cr-Mo kostŶí a klouďŶí ŶáhradǇ 
Ni-Ti kostŶí dlahǇ 
Keraŵické ŵateriály 
ZrO2 klouďŶí ŶáhradǇ 
Al2O3 klouďŶí ŶáhradǇ 
Ca3(PO4)2 ŶáhradǇ kostí 
Polymery 
Polyetylen klouďŶí ŶáhradǇ 
PMMA klouďŶí ŶáhradǇ ;kostŶí pojivoͿ 
 
Kovy 
Kovy jsou v medicíně vhodné zejména pro nosné aplikace [18]. Jejich odolnost 
a vynikající mechanické vlastnosti z nich činí předně využívaný materiál hlavně 
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v ortopedických aplikacích. Jak již bylo zmíněno, v současné době jsou schváleny 
a v klinické praxi běžně využívány kovové biomateriály jako je nerezová ocel, titan 
a jeho sloučeniny a chrom-kobaltové slitiny. Tyto materiály mají vysokou korozní 
odolnost v tělních tekutinách, nejčastěji způsobenou samovolnou tvorbou ochranných 
pasivních vrstev na jejich povrchu [19]. Potenciální nebezpečí těchto materiálů tkví 
v možné generaci toxických kovových iontů, vedoucí ke snížení biokompatibility 
implantátu. Navíc modul pružnosti těchto materiálů (100 – 200 GPa) je mnohem vyšší 
než modul pružnosti kostní tkáně (5 - 23 Gpa), což může vést k přetěžování kosti. 
Kovy lze využít k vnitřní fixaci kostí, k náhradě kloubů, v obličejové 
a kardiovaskulární chirurgii. Také se uplatňují ve stomatologii.  
K nevýhodám použití kovů jako biomateriálů patří špatná tkáňová přilnavost,což 
může vést k rejekci implantátu [20]. Při korozi permanentních implantátů hrozí 
uvolňování toxických iontů kovu. Koroze biodegradabilního kovu může být též 
provázena vznikem nerozpustných korozních produktů. 
 
Polymery 
Polymerní materiály jsou v biomedicínských aplikacích podobně jako kovy též 
často využívány. Své zástupce mají ve všech kategoriích bioaktivity, tj. mohou být 
inertní, aktivní i degradovatelné. Největší uplatnění nacházejí právě v ortopedii jako 
kloubní protézy. Často slouží také ve stomatologii a dalších aplikacích [16].  
Tyto materiály mohou být buď přírodní nebo syntetické [14]: 
 přírodní polymery: kolagen, celulóza, želatina, chitosan, fibrin 
 syntetické polymery: polymer kyselinou mléčné (PLA), polymer kyseliny 
glykolové (PGA), kopolymer kyselinou mléčné a glykolové (PLGA) 
Přírodní polymery jsou přirozenou součástí tkání, vykazují proto vysokou 
biokompatibilitu a biodegradabilitu. Jsou vysoce bioaktivní, jejich tkáňová přilnavost je 
tedy velmi dobrá, jsou však málo pevné a rychlost degradace je často příliš rychlá. 
V lékařské praxi nacházejí lepší uplatnění polymery syntetické. 
Výhoda syntetického polymeru spočívá v jeho výrobě, která umožňuje jeho tvarovou 
definici [13]. Nízká bioaktivita však může vést k rejekci implantátu.  
Degradace syntetických polymerů vede na monomery, které se z organismu 
vylučují přirozenou cestou [21]. U některých polymerů však degradace probíhá 
procesem hydrolýzy, u které vzniká oxid uhličitý, který okyseluje tkáň, což může vést 
až k lokální nekróze tkáně. Na druhou stranu, u polymerních materiálů dochází in vivo k 
rychlé ztrátě pevnosti, což limituje jejich použití zejména jako nosných materiálů. 
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Keramické materiály 
Mezi keramické materiály vhodné pro medicínské aplikace patří například silikáty, 
selenidy, karbidy nebo hydridy [13]. Keramické materiály jsou charakteristické svojí 
vysokou pevností v tlaku a nízkou elasticitou. Jsou poměrně křehké. Vykazují výbornou 
tkáňovou biokompatibilitu a je o nich známo, že zvyšují proliferaci a diferenciaci 
osteogenních buněk v kostech. Keramické materiály jsou nejvíce využívány právě 
v ortopedii a dále ve stomatologii.  
Pro ortopedické aplikace je základem keramického implantátu minerál 
hydroxyapatit, nejvýznamnější součást tvrdé tkáně kosti [18]. Dále jsou hojně 
využívány materiály na bázi fosforečnanu vápenatého.  Obecně použití keramických 
materiálů omezuje jejich křehkost a malá tvarová definovatelnost při výrobě [13]. 
 
Kompozitní materiály 
Kompozitní materiály vznikají spojením dvou nebo více fyzikálně odlišných složek 
[22]. Jejich účelem je optimalizace fyzikálních, mechanických a biologických vlastností 
jednotlivých materiálů. Kompozitní materiály tedy kombinují vhodné vlastnosti různých 
materiálů.  
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3 BIODEGRůDůBILNÍ MůTERIÁLY 
V posledních letech roste zájem o biomateriály, které jsou biodegradovatelné [23]. 
Účelem těchto materiálů je poskytnout oporu poškozené tkáni do doby než je 
sama schopná plnit svoji fyziologickou funkci. Tyto materiály zatím  nejsou součástí 
klinické praxe a jejich největší uplatnění se očekává v ortopedii a v léčbě 
kardiovaskulárních chorob (například cévní stenty). Důvodem k zájmu o tyto materiály 
je skutečnost, že v některých klinických případech (například zlomenina kosti) je nutné 
po určité době implantát z těla odstranit. Sekundární operace je pro pacienta zátěží, 
která by v případě degradovatelného implantátu odpadla. 
Biodegradabilní materiály musí splňovat určité parametry [24]. V prvé řadě je 
tendence najít takový materiál, jehož mechanické vlastnosti jsou blízké vlastnostem 
poškozené tkáně, do které má být implantován. Dále je podstatné, aby se materiál po 
implantaci postupně rozpouštěl a byl absorbován vhodnou rychlostí [25]. Materiál musí 
poškozené tkáni dostatečně dlouho poskytovat příslušnou oporu a zároveň musí 
s dostatečnou rychlostí ubývat, aby poskytoval prostor nové kosti. Optimalizace korozní 
rychlosti biodegradabilního materiálu je hlavní náplní celé řady výzkumných prací, 
které se této problematice věnují. 
V neposlední řadě je také zapotřebí nalézt rovnováhu mezi dostatečnou pevností 
implantátu a zároveň jeho pórovitostí [18]. In vivo přispívá větší pórovitost k adsorpci 
bioaktivních molekul a adherenci buněk, které následně mohou infiltrovat dovnitř 
implantátu. Pórovitost je také zásadní z hlediska metabolické aktivity nově se tvořící 
tkáně, protože dobře umožňuje přívod živin a odvod splodin metabolismu buněk. 
Z hlediska koroze je též výhodná vyšší pórovitost, protože materiálu je menší 
množství. Na druhou stranu čím větší pórovitost, tím menší mechanická pevnost. 
Velikost pórů by neměla být menší než 100 µm, aby byl umožněn pohyb buněk póry. 
Nejlepšího výsledku bylo dosaženo u porézního materiálu s velikostí pórů více než 
300 µm.  
3.1 Biodegradabilní kovové materiály 
Pro využití materiálu jako kostního implantátu jsou klíčové jeho mechanické vlastnosti. 
Z tohoto hlediska se jako nejvhodnější jeví materiály na bázi kovů [26]. Dosavadní 
výzkum ukázal, že nejvhodnějšími kovy pro konstrukci biodegradabilních implantátů 
jsou hořčík a železo. 
Hořčík a jeho slitiny byly úspěšně testovány in vivo a v klinických studiích. V tělních 
tekutinách mají vhodnou rychlost koroze, pro některé aplikace je však tato rychlost 
příliš vysoká. Hořčík je lehký a pevný, ale pro některé ortopedické aplikace by mohla 
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být problémem velikost implantátu, která je zde obecně větší. 
Alternativou k materiálům na bázi hořčíku jsou materiály na bázi železa. Předběžné in 
vitro studie potvrdili potenciál železa jako deradabilního materiálu. Kardiovaskulární 
stenty z čistého železa testované na zvířecích modelech nepotvrdili, že by implantát 
vyvolával tkáňovou toxicitu. 
Rychlost koroze čistého železa v tělních tekutinách je však pro konstrukci 
biodegradabilního materiálu příliš malá a tedy nevhodná. Je snahou modifikovat 
korozní odolnost železa různými příměsemi. V literatuře je nejdiskutovanější příměsí 
mangan [27]. Náplní praktické části je právě příprava těchto materiálů s volbou křemíku 
jako příměsi. 
3.1.1 Biomateriály na bázi hoĜčíku 
Biomateriály na bázi hořčíku jsou z v rámci problematiky biodegradabilních materiálů 
zkoumány nejvíce. Hořčík vykazuje výbornou biokompatibilitu a dobré mechanické 
vlastnosti [28]. Pro ortopedické aplikace jsou tyto materiály vhodné z důvodu nízké 
hustoty hořčíku. Hořčík je tedy tvrdý, ale zároveň lehký. Svými mechanickými 
vlastnostmi je blízko vlastnostem kostní tkáně. Přesné hodnoty uvádí tabulka 3. 
 
Tabulka 3: Mechanické vlastnosti umělých biomateriálů v porovnání s kostí 
 Převzato z [29]. 
Materiál/Tkáň Pevnost v tahu [MPa] Modul pružnosti [GPa] 
Kompaktní kost 35-283 5-23 
Houbovitá kost 1,5-38 10-1570 [MPa] 
Slitiny titanu 600-1100 110 
Nerezová ocel 600-1000 200 
Hořčíkové slitiny 150-450 45 
 
Modul pružnosti a pevnost v tlaku lépe odpovídají hodnotám kosti než je tomu 
u ostatních kovových biomateriálů. Mechanická pevnost čistého hořčíku je však pro 
účely kostních implantátů nízká. Je možné ji zvýšit příměsemi různých legujících prvků. 
Kromě zvýšení pevnosti mají legující prvky pozitivní vliv i na další vlastnosti 
implantátu jako je slévavost (Al, Zn), tažnost (Al, Li, Mn, Zr) nebo korozní odolnost 
(Zn, Mn).  
Slitiny hořčíku určené výhradně pro biomedicínské aplikace jsou Mg-Ca a Mg-Zn-
Ca, dále například Mg–Sr, Mg–Zn, Mg–Si, Mg–Sn, Mg–Mn, Mg–RE a Mg–Ag [26]. 
V důsledku přirozeného výskytu hořčíku v kostní tkáni mohou mít tyto materiály na růst 
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nové kosti stimulační efekt.  
Rychlost koroze čistého hořčíku je v podmínkách fyziologického pH (7,4 – 7,6) 
pro ortopedické aplikace příliš vysoká. Hořčíkové implantáty ztrácejí svoji 
mechanickou integritu dříve, než dojde k dostatečné remodelaci nové kosti. Příliš 
vysoká rychlost koroze biomateriálů na bázi hořčíku je jedním z důvodů, které dosud 
brání jejich rozšíření v medicíně [19]. 
Produktem in-vivo koroze materiálů na bázi hořčíku je rozpustný, netoxický oxid, 
který se z organismu vylučuje močí, což přispívá k výhodám použití [30]. Naproti tomu 
korozi hořčíku doprovází vývoj plynného vodíku. Pokud je vodík vyvíjen příliš rychle, 
okolní tkáň není schopna jej absorbovat a na rozhraní kost-implantát se vytvářejí 
vodíkové kapsy, které znesnadňují hojení [28].  
I přes převažující nesporné výhody biomateriálů na bázi hořčíku, nejsou hořčíkové 
implantáty na trhu k dispozici. Jejich výroba totiž vyžaduje komplexní zvládnutí 
metalurgie, koroze, mechaniky, chemie i biologie, což dosud není uspokojivě vyřešeno 
[19].  
Biodegradabilní materiály na bázi hořčíku jsou v tělních tekutinách degradovány 
elektrochemickou korozí [31]. Jedná se spřaženou anodickou a katodickou reakci, která 
může probíhat na tomtéž místě implantátu. Při anodické reakci dochází k rozpouštění 
kovu podle rovnice (1): 
 ܯ� → ܯ�ଶ+ + ʹ�− (1) 
 
K redukci vznikajících elektronů pak dochází podle rovnice (2): 
 ʹ�ଶܱ + ʹ�− → �ଶ + ʹܱ�− (2) 
 
Obě reakce lze souhrnně popsat rovnicí (3). 
 
ܯ�ሺ�ሻ + ʹ�ଶܱ → ܯ�ሺܱ�ሻଶሺ�ሻ + �ଶሺ�ሻ (3) 
 
Z rovnice (3) je patrné, že při korozi hořčíku ve vodném prostředí dochází ke 
vzniku hydroxidu hořečnatého. Okolní prostředí se při korozi alkalizuje. V tomto 
zásaditém prostředí vytváří Mg(OH)2 na povrchu hořčíkového materiálu pasivní vrstvu, 
která brání postupu další koroze.  
Tato vrstva má tendenci ještě zesilovat za přítomnosti hydrogenfosforečnanových 
iontů (�ܲ ସܱଶ−), které s hořčíkem reagují za vzniku nerozpustných fosforečnanů. Naproti 
tomu vrstvu Mg(OH)2 napadají chloridové ionty a přeměňují Mg(OH)2 na rozpustný 
MgCl2.  
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Je také experimentálně prokázáno, že rychlost koroze hořčíku je ovlivněna 
přítomností proteinů v tělních tekutinách. Adsorpce proteinů na povrchu kovu korozi 
výrazně zpomaluje [32]. Naproti tomu aminokyseliny mohou vázat hořčíkové ionty a 
korozi urychlovat. 
Z rovnice (3) lze vyčíst, že kromě Mg(OH)2 vzniká při korozi hořčíku plynný 
vodík. Pokud je vodík vyvíjen příliš rychle, okolní tkáň není schopna jej absorbovat a 
na rozhraní kost-implantát se vytvářejí vodíkové kapsy, které znesnadňují hojení a 
mohou vést až k nekróze okolní tkáně [19].  
 
3.1.2 Biomateriály na bázi železa 
Jako vhodná alternativa k materiálům na bázi hořčíku se jeví materiály na bázi železa. 
Ze zatím provedených in-vivo studií materiálů na bázi železa vyplývá, že nevykazují 
tkáňovou toxicitu [23]. Protože však rychlost degradace čistého železa ve fyziologickém 
prostředí je velmi malá, lze pozorovat podobné reakce organismu jako v případě 
permanentních implantátů.  
Pro ortopedické aplikace je korozní rychlost čistě železných implantátů 
považována za příliš pomalou, avšak je předmětem intenzivního výzkumu možnost 
optimalizace korozní rychlosti. V literatuře jsou jako hlavní možnosti uvádí legování 
jinými prvky nebo povrchová úprava. Prvky, které byly studovány jako potenciálně 
vhodná příměs železa pro snížení jeho korozní odolnosti jsou Mn, Co, Al, W, Sn, B, C a 
S [33]. Zmíněné prvky urychlují korozi železa, avšak ve srovnání s čistým železem je 
stále ve stejném řádu. 
V lidském organismu jsou umělé materiály vystaveny poměrně agresivnímu prostředí, 
které u nich vyvolává korozi. Tělní tekutiny představují vodné roztoky organických 
a anorganických látek. Z organických látek jsou nejvíce zastoupeny proteiny, 
aminokyseliny a glukóza [31]. Z anorganických látek se v tělních tekutinách nejvíce 
vyskytují ionty ܰ�+, �+, ��ଶ+, ܯ�ଶ+, �݈−, ��ܱଷ−, �ܲ ସܱଶ−, ܵ ସܱଶ−. 
 Z hlediska koroze hrají největší roli chloridové ionty, které jsou poměrně agresivní 
a snadno indukují bodovou korozi [34]. Bodová koroze se může objevovat i 
u korozivzdorných ocelí nebo obecně u materiálů s pasivovaným povrchem. 
Při korozi železa v organismu dochází nejprve k jeho oxidaci, 
 
 �� → ��ଶ+ + �ଶ− (4) 
V zásaditém prostředí za přítomnosti kyslíku jsou některé dvojmocné ionty 
železa oxidovány na ionty trojmocné. Ty pak dále reagují dle rovnice (5) za vzniku 
Fe(OH)3. 
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 ��ଷ+ + ͵ܱ�− → ��ሺܱ�ሻଷ (5) 
V roztoku nasyceném kyslíkem a v přítomnosti chloridových iontů Fe(OH)3 
hydrolyzuje na geotit α-FeO(OH). Některé dvojmocné ionty nereagují za vzniku 
trojmocných, ale reakcí s OH- vzniká Fe(OH)2. Fe(OH)2 reaguje s geotitem za vzniku 
magnetitu Fe3O4. 
Železo se v lidském organismu ve formě volných iontů přirozeně nevyskytuje [33]. 
Existuje však předpoklad, že železo může být z organismu vylučováno i ve formě svých 
iontů. Hlavním produktem koroze železa v organismu však nejsou ionty, ale 
nerozpustný hydroxid železitý Fe(OH)3. Vznikající sraženina je částečně fagocytována 
makrofágy, typ společné interakce však není znám. Účelné vylučování korozního 
produktu železa z organismu je proto otázkou dalších studií. 
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4 ŽELEZO ů KěEMÍK V ORGůNISMU 
Konstrukce implantátů na bázi železa nabízí tu výhodu, že se jedná o prvek, který se 
v organismu přirozeně vyskytuje. Tato kapitola stručně shrnuje vlastnosti železa 
v organismu a zmiňuje důsledky nadbytku nebo nedostatku. Také se věnuje křemíku, 
jako potenciální příměsi železných implantátů. Biokompatibilita korozních produktů 
biodegradabilního implantátu je z hlediska úšpěšného přijetí implantátu klíčová. 
4.1 Železo 
Železo je v lidském organismu esenciálním prvkem [35]. Doporučený denní příjem u 
dospělého člověka činí 14mg. Celkový obsah železa v organismu je 4 – 4,5g. 
Zhruba třetina celkového množství železa v organismu je součástí hemoglobinu – 
transportního proteinu vázajícího kyslík, přítomného v červených krvinkách. 25% je 
uloženo v zásobách vázáno na protein ferritin. 15% je uloženo ve svalech jako součást 
myoglobinu. Dále je železo součástí enzymů, které katalyzují důležité metabolické 
reakce, například reakce oxidativního metabolismu. 
Rozložení železa v organismu je schematicky znázorněno na obrázku 4. Železo je 
do tkání distribuováno prostřednictvím transferinu – transportního proteinu, který 
vychytává železo z plazmy, kam se dostává hlavně z intestinálních enterocytů.  
 
Obrázek 4: Rozložení železa v organismu.  
Převzato a upraveno z [35]. 
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Protože lidské tělo nedisponuje mechanismy pro vylučování železa, je jeho 
homeostáza regulována především na úrovni intestinální absorpce. V tomto procesu 
hraje klíčovou roli hepcidin – peptidový hormon, syntetizovaný hepatocyty v játrech. 
Hepcidin funguje jako negativní regulátor absorpce železa do plazmy, váže se 
na ferroportin – transmembránový protein, který čerpá železo z buněk. V důsledku 
vazby hepcidinu ferroportin degraduje a dále nedochází k přestupu železa do plazmy. 
Na druhé straně, snížená exprese hepcidinu vede k zvýšení množství ferroportinu 
v membráně buněk a tedy i k zvýšení absorpce železa. 
Železo je na jednu stranu nezbytným prvkem v organismu, na druhou stranu jeho 
větší množství je toxické [36]. Proto je nezbytné, aby v organismu byla neustále 
udržována homeostáza železa. Hlavním důvodem nedostatku železa v organismu je jeho 
nedostatek v potravě. Dále může být důvodem špatné vstřebávání, vyšší spotřeba nebo 
případně ztráty (např. krvácení). Nejčastějším projevem nedostatku železa je anémie –  
onemocnění, při kterém je v organismu hladina hemoglobinu nižší než optimální. 
4.2 KĜemík 
Křemík je významným biogenním prvkem [37]. Chemicky je křemík polokov, který se 
v organismu vyskytuje ve stopovém množství. Jedná se o esenciální prvek, který se 
účastní řady biochemických reakcí jako nezbytná součást enzymů. Křemík je také 
stavebním prvkem kostí a pojivových tkání. 
Největší množství křemíku získává organismus z potravy. Gastrointestinální trakt 
je tedy hlavní cestou, kterou se křemík vstřebává. Míra absorpce křemíku závisí na 
formě, v jaké se křemík do organismu dostává, nejčastěji je to ve formě svých solí. 
Mechanismus absorpce křemíku gastrointestinálním traktem není v literatuře popsán. 
Křemík, který se ve střevě vstřebává přechází přímo do krve a je distribuován do tkání. 
Na exkreci křemíku z organismu se podílejí ledviny a křemík je vylučován močí. 
Křemík přítomný v krevní plazmě není asociován s proteiny, proto je ledvinami snadno 
filtrován. Bylo zjištěno, že okolo 80% přijatého křemíku se z organismu vyloučí během 
prvních 4 hodin, zbytek je distribuován a zadržován ve tkáních (nejvíce kosti, kůže a 
svaly). Akumulace křemíku ve zdravém organismu nebyla dosud zjištěna a byla 
označena za nepravděpodobnou. 
Distribuce křemíku ve tkáních byla studována na zvířecích modelech a bylo 
zjištěno, že nejvíce křemíku se nachází v kostech a pojivových tkáních. Podobné 
rozložení křemíku se očekává i u lidského organismu, avšak žádná studie nebyla 
provedena.  
Křemík je prospěšný pro růst kostí a udržení jejich dobrého fyziologického stavu 
[38]. Studie prokázaly, že zvýšený příjem křemík je v souladu s vyšší mineralizací 
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kostní tkáně. Protože stupeň mineralizace je markerem pevnosti kosti, lze říci, že 
pevnost kosti také souvisí s množstvím obsaženého křemíku.  
Mechanismy interakce křemíku s kostní tkání nejsou přesně definovány, bylo však 
navrženo, že křemík přispívá ke správné syntéze kolagenu a také ho stabilizuje. je však 
Testy vlivu deficitu křemíku na kvalitu kostí laboratorních zvířat prokázaly zvýšený 
výskyt skeletárních abnormalit a defektů. 
Pozitivní vliv křemíku na kvalitu kosti je zohledněn i při výrobě kostních 
implantátů. Jak již bylo zmíněno výše, vhodnými implantáty krátkých kostí a také 
chrupavek, jsou například aktivní bioskla, která jsou na bázi křemíku. U těchto 
materiálů byla prokázána mnohem lepší vazby s tkání než je tomu u alternativních 
materiálů, které křemík neobsahují. 
U zdravých jedinců s normální funkcí ledvin nebylo zjištěno, že by při běžném 
příjmu křemíku v potravě docházelo k jeho akumulaci v organismu. S nedostatkem 
nebo naopak nadbytkem křemíku v organismu nejsou asociována žádná onemocnění. 
Symptomy nedostatku křemíku lze spojovat se zhoršením vlastností tkání, kde je 
běžný jeho výskyt, například zvýšená lámavost vlastů a nehtů, špatné hojení ran. 
Protože křemík má pozitivní vliv na kardivaskulrní systém, může se při jeho nedotatku 
urychlit projev aterosklerózy. V rámci kostního metabolismu dochází ke snížení 
mineralizace a kosti křehnou. Také se urychluje proces osteoporózy. 
U zvýšeného příjmu křemíku v potravě nebyly pozorovány vedlejší negativní 
účinky. Vyšší množství křemíku může být pro organismus nebezpečné, pokud je křemík 
vdechován ve formě oxidu křemičitého. Krystaly oxidu se ukládají v plicních sklípcích 
a způsobují fibrózu tkáně. Tím dochází ke snížení funkce plic, dechové nedostatečnosti 
a přílišné zatěžování srdečního svalu. 
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5 METODY HODNOCENÍ KOROZNÍ 
ODOLNOSTI 
Existuje řada metod, které je možné využít k hodnocení korozní rychlosti kovů. 
V základu se tyto metody dělí na elektrochemické a expoziční. Z elektrochemických 
metod jsou pro hodnocení rychlosti koroze vhodné potenciodynamické zkoušky, 
galvanostatické zkoušky a elektrochemická impedanční spektroskopie. V rámci 
expozičních metod lze korozní chování analyzovat jako úbytek hmotnosti při 
ponorových zkouškách nebo zkouškách odolnosti v kondenzační komoře. Pro účely této 
práce byla zvolena potenciodynamická zkouška a zkouška ponorová (imerzní zkouška). 
Vybrané zkoušky jsou podrobněji popsány níže. 
Principem imerzní zkoušky je ponoření zkoumaného materiálu do vhodného 
korozního prostředí. Rychlost koroze je definována hmotnostním úbytkem za jednotku 
času 
 
[39]. 
 
 �ܴ = ݉ଶ − ݉ଵ� ∙ �  (6) 
 
kde  
m2 - je výsledná hmotnost 
m1 - je původní hmotnost 
 A -  plocha vzorku 
  t - čas expozice 
 
Potenciodynamická metoda sleduje závislost mezi potenciálem kovu 
a procházejícím proudem, tedy dovoluje určit nepřímo hodnotu korozního proudu a tedy 
korozní rychlost [40]. Při korozi kovu elektrochemickým mechanismem probíhají 
na povrchu kovu současně dvě dílčí reakce – anodická oxidace kovu (koroze) 
a katodická redukce (depolarizace) některé složky prostředí. Obě reakce jsou spřaženy 
a jedna bez druhé nemohou probíhat.  
Rychlost průběhu anodické, respektive katodické reakce odpovídá proudové 
hustotě na rozhraní kov-elektrolyt. Jinými slovy, protože existuje vztah mezi nábojem 
vyměněným při elektrochemické reakci a množstvím látky touto reakcí přeměněné, lze 
z proudové hustoty stanovit korozní rychlost. 
Podle kinetické teorie elektrodového potenciálu jsou anodická a katodická reakce 
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vázány podmínkou neutrality: 
 korka jjj   (7) 
 
Anodická i katodická reakce probíhají i za stavu termodynamické rovnováhy, ke 
které systém samovolně směřuje. Obě reakce však probíhají stejnou rychlostí s opačnou 
proudovou hustotou, takže výtěžek celkové reakce je nulový. Ve stavu rovnováhy 
dochází k rozpouštění kovu stejnou rychlostí jako jsou jeho ionty z roztoku redukovány. 
Anodickou i katodickou reakci lze samostatně charakterizovat křivkou závislosti 
proudové hustoty na potenciálu (tzv. polarizační nebo-li potenciodynamickou křivkou), 
viz obrázek 6. Exponenciální závislost v oblasti kladných proudových hustot odpovídá 
anodické oxidaci (Me → Mez+ + ze-), tj. korozi kovu (anodická část křivky). Naproti 
tomu redukce některé složky prostředí (například kationtu vodíku: 2H+ + 2e- → H2) je 
charakterizována exponenciálou v oblasti záporných proudových hustot (katodická část 
křivky).  
Silnější křivka v grafu na obrázku 6 reprezentuje součet všech dílčích oxidací 
a redukcí probíhajících na povrchu kovu. Tato polarizační křivka je výsledkem 
elektrochemického měření (jednotlivé křivky anodické a katodické reakce měřit nelze). 
Dosažením celkového nulového proudu se potenciál elektrody samovolně ustaví 
na hodnotě korozního potenciálu Ekor. Hodnotě Ekor odpovídá korozní proudová 
hustota jkor. 
 
 
Obrázek 6: Polarizační diagram koroze kovu s vodíkovou depolarizací.  
Převzato z [41]. 
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Polarizační křivku lze prezentovat v lineárních, a nebo semilogaritmických 
souřadnicích. V semilogaritmických souřadnicích (log j = f(E)) je naměřená polarizační 
křivka v oblasti korozního potenciálu Ekor zakřivená. Čím je potenciál vzdálenější od 
Ekor, tím více naměřená křivka odpovídá anodické (pravá část) resp. katodické křivce 
a má lineární průběh.  
Lineární část polarizační křivky se označuje jako Tafelova oblast. Nachází se 
v oblasti vzdálené od korozního potenciálu od 50 mV dále. Extrapolací anodické 
a katodické Tafelovy oblasti lze získat průsečík, jehož souřadnice odpovídají korozní 
proudové hustotě a koroznímu potenciálu, viz obrázek 7. Z termodynamického 
hlediska určuje korozní potenciál odolnost kovu vůči korozi a korozní proudová 
hustota rychlost korozního procesu. 
 
Obrázek 7: Grafické znázornění Tafelových oblastí a jejich extrapolace ke zjištění hodnoty 
korozního proudu.  
Převzato a upraveno z [41]. 
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6 EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST 
Obsahem praktické části byla příprava porézních vzorků na bázi železa s příměsí 
křemíku, u kterých byla sledována jejich korozní odolnost. Rychlost koroze 
byla hodnocena na základě imerzní zkoušky a elektrochemického měření. 
Výsledkem imerzní zkoušky, při které jsou vzorky ponořeny do roztoků simulujících 
tělní tekutiny, je závislost změn hmotnosti vzorků na čase. Výsledkem 
elektrochemických měření jsou potenciodynamické křivky, ze kterých lze určit 
parametry popisující korozní chování vzorků, tj. korozní potenciál a korozní proudovou 
hustotu.  
Pomocí elektronové mikroskopie byla analyzována mikrostruktura vzorků. 
U elektronového mikroskopu bylo využito režimu EDX pro zjištění prvkového složení 
vzorků. Chemické složení bylo dále studováno pomocí RTG spektroskopické analýzy 
XRD.  
6.1 PĜíprava vzorkĤ 
Vzorky byly připraveny napuštěním porézního polyuretanového materiálu (technická 
pěna Bulpren S 28089, velikost pórů 740 – 1040 µm) práškovou směsí čistého 
železa (redukované vodíkem (velikost částic do 10 µm)) a křemíku. Oba prvky byly 
zakoupeny samostatně a v laboratoři smíseny v určitých hmotnostních poměrech. 
Seznam připravených vzorků je uveden v tabulce 4. Od každé určité koncentrace 
křemíku bylo připraveno 8 vzorků. 
Tabulka 4: Seznam připravených vzorků 
Vzorek hm. % 
Fe 
hm.  % 
Si 100Fe 100 0 
95Fe-5Si 95 5 
90Fe-10Si 90 10 
85Fe-15Si 85 15 
80Fe-20Si 80 20 
75Fe-25Si 75 25 
70Fe-30Si 70 30 
65Fe-35Si 65 35 
 
Železo a křemík byly naváženy v celkové váze 5g poměrově podle tabulky 4. 
Naředěním prášku 3 ml destilované vody byla vytvořena směs hutnější konzistence. 
Do této směsi byl ponořen výsek (2 x 1 cm) z pěny Bulpren, který opakovaným 
mechanickým stlačováním směs nasál. Následně byly vzorky vypáleny podle 
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následujícího schématu [42]: 
1) termický rozklad polyuretanové pěny při 450°C, po dobu 2 hodin v dusíkové 
atmosféře. Rychlost proudění atmosféry 4l/min, rychlost ohřevu 1°C/min. 
2) Sintrování kovového skeletu při teplotě 1120°C po dobu 1 hodiny v atmosféře 
10   % H2 a 90   % N2. Rychlost proudění atmosféry 4l/min, rychlost ohřevu 
10°C/min. 
3) Chlazení rychlostí 50°C/min 
 
 
Obrázek 8: Vzorek čistého železa získaný procesem sintrování při 1120°C 
 
6.2 Imerzní test 
Jako jedna z metod pro sledování korozního chování připravených vzorků 
byla zvolena imerzní zkouška, tedy metoda sledování hmotnostního úbytku při ponoru 
sledovaného vzorku do elektrolytického roztoku. Hmotnostní změny vzorků 
byly sledovány ve třech různých roztocích: 
1. Ringerův roztok, pH = 7,4 (6,5g NaCl, 0,42g KCl, 0,25g CaCl2, 0,2g NaHCO3 v 
1l destilované vody) 
2. fyziologický roztok, pH = 6,5 (9g NaCl v 1l destilované vody) 
3. fyziologický roztok obohacený o kyselinu vinnou a peroxid vodíku, pH = 7,8 
(700 ml standardního fyziologického roztoku s 2g vločkové kyseliny vinné 
(C4H6O6)a 0,5 ml peroxidu vodíku (H2O2) 
Roztoky byly zvoleny na základě dostupné literatury, která pro in vitro testy 
rychlosti koroze biomateriálů nejčastěji využívá následující roztoky: Hankův, 
Ringerův a fyziologický. Dále pak PBS (phosphate buffer saline – fosfátový pufr) 
a SBF (simulated body fluids – roztok simulující tělní tekutiny) [29]. Tyto roztoky 
svým složením a pH napodobují tělní tekutiny. Neobsahují větší částice jako jsou 
1 cm 
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proteiny, lipidy nebo krevní buňky. 
Přídavek kyseliny vinné do standardního fyziologického roztoku má napodobovat 
schopnost vázání iontů železa do rozustné formy komplexních sloučenin. Tímto může 
být modifikováno korozní chování vzorků obsahujících železo a rozpustnost 
vznikajících korozních produktů. Důvodem k přidání H2O2 je jeho tendence roztok 
okysličovat. 
Ringerův roztok má pH, které odpovídá pH tělních tekutin (7,4). Fyziologický 
roztoku je o něco kyselejší, ale jeho pH bylo ponecháno na hodnotě 6,5. Hodnota pH 
fyziologického roztoku s kyselinou vinnou byla 3,4, proto bylo pH roztoku upraveno 
přidáním 300ml 1M roztoku NaOH.  
 Pro každý roztok byla vytvořena sada po 8 vzorcích (0% Si – 35% Si, s krokem 
5%). Každá sada byla uložena do příslušného roztoku př. na obrázku 9. Každý vzorek 
byl ponořen do 15 ml příslušného roztoku a uložen do inkubátoru, kde byla po celou 
dobu průběhu experimentu udržována konstantní teplota 37°C.  
 
 
Obrázek 9: Koncentrační řada vzorků v Ringerově roztoku 
 
Změny hmotnosti vzorků byly sledovány v týdenních intervalech. Mezi 3. a 4. 
měřením byla prodleva 14 dní. Před každým vážením bylo nutné ze vzorků odstranit 
korozní produkty a vzorky vysušit. Od korozních zplodin byly vzorky vyčištěny 
v ultrazvukové čističce po dobu 9 minut. Následně byly vzorky po dobu 60 minut 
vysoušeny v inkubátoru při 50°C. Po vysušení byly zváženy na analytických vahách 
KERN. 
6.3 Elektrochemická mČĜení 
Korozní odolnost vzorků byla také sledována metodou voltamperie s lineárním skenem. 
Měření byla provedena s pomocí potenciostatu αAUTOLAB mode, Type II. Měřící 
 35 
systém byl tříelektrodový s kalomelovou referentní elektrodou, platinovou pomocnou 
elektrodou a měřeným vzorkem jako pracovní elektrodou. Uspořádání aparatury pro 
měření je zobrazeno na obrázku 10. Měření bylo provedeno za teploty 22°C. 
 
Obrázek 10: Aparatura pro měření korozního potenciálu vzorků.  
Pomocná elektroda (a); referentní elektroda (b); pracovní elektroda – vlastní vzorek (c) 
  
Jednotlivá měření probíhala v příslušných roztocích, ve kterých byly vzorky 
uchovávány v inkubátoru. Po dobu 8 týdnů bylo v týdenním intervalu (kromě jedné 14 
denní prodlevy mezi třetím a čtvrtým měřením) proměřeno 24 vzorků, uložených vždy 
po osmi ve třech roztocích. 
Hraniční hodnoty potenciálu byly ze začátku měření voleny od -1,2 V do 0,2 V. 
Poté byl tento rozsah operativně posouván směrem ke kladnějším hodnotám, aby tak 
reflektoval samotný posuv korozního potenciálu. Rychlost změny potenciálu 
byla nastavena na 0,1 mV/sec. 
6.4 ůnalýza roztokĤ 
Roztoky, ve kterých byly po dobu osmi týdnů ponořeny sledované vzorky byly 
podrobeny měření vodivosti a pH. U nově připravených vzorků (tj. bez imerzního testu) 
 a)  b) 
 c) 
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byla sledována pevnost v tlaku. 
Vodivost roztoků byla měřena pomocí vodivostní cely THETA ´90 typu KC 503. 
Tato cela se skládá ze dvou platinových plochých elektrod, zatavených proti sobě do 
skla. Měření bylo provedeno pomocí impedanční spektroskopie na automatizovaném 
zařízení BioLogic. Měření bylo provedeno za teploty 22°C. Kalibrace cely 
byla provedena pomocí 0,5 M roztoku KCl.  
6.5 Pevnost v tlaku 
Připravené vzorky, které nebyly součástí imerzního testu byly testovány na pevnost 
v tlaku. Analýza pevnosti vzorků v tlaku byla provedena na lisu Carver, obrázek 11. 
Vzorky byly vloženy mezi pláty lisu a postupným zvyšování tlaku plátů na vzorek byla 
sledována zátěž, kterou vzorek unese než dojde k jeho nevratné deformaci. 
 
 
Obrázek 11: Lis Carver pro určení pevnosti v tahu. 
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7 VÝSLEDKY 
Cílem praktické části této práce bylo získat poznatky o vlivu příměsi křemíku 
na korozní odolnost železného porézního materiálu. V níže uvedených podkapitolách 
jsou shrnuty dosažené výsledky. 
7.1 Imerzní test 
Cílem imerzního testu bylo získat představu o změně hmotnosti vzorků, ponořených do 
roztoků simulujících tělní tekutiny. Na obrázku 12 je zobrazena sada vzorků 
v Ringerově roztoku na začátku a na konci měření a také sada vzorků ve fyziologickém 
roztoku „Plus“ na konci měření.  
 
Obrázek 12: Vzorky ponořené do roztoků 
Ringerův roztok, na začátku (a) a na konci experimentu (b). Fyziologický roztok “Plus” na 
konci měření (c). Koncentrace křemíku v železe roste zleva doprava s krokem 5% (tj. 
100% Fe vlevo až 35% Si vpravo) 
 
Na obrázku 12b) a 12c) lze pozorovat usazeninu, způsobenou korozí vzorků. Tato 
usazenina je v roztoku nerozpustná. Při sledování vzniku korozního produktu 
v roztocích bylo zjištěno, že vzorek s 25% Si (na obrázku 12 vždy čtvrtý zprava) 
a) 
b) 
c) 
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nevytváří korozní produkt, a to v žádném roztoku. Ve fyziologickém roztoku 
s kyselinou vinnou a H2O2 (dále fyziologický roztok „Plus“) se produkt nevytváří ani 
u vzorků 30% Si a 35% Si. V ostatních roztocích se u těchto koncentrací produkt 
vytváří, ale v menší míře než u ostatních koncentrací. 
Přítomnost, respektive nepřítomnost korozních produktů v roztocích, 
uchovávajících vzorky s příměsí 5% a 25% křemíku je dobře patrná na obrázku 13, 
který srovnává roztoky před a po protřepání. Je patrné, že roztok pro vzorek s 25% 
křemíku obsahuje pouze úlomky vzorku. 
 
Obrázek 13: Rozdíly v zabarvení roztoků před (a) a po (b) protřepání.  
Ringerův roztok, zleva doprava 5% Si a 25% Si 
 
V časovém postupu experimentu lze tvorbu korozního produktu na vzorcích i vizuálně 
pozorovat. Obrázek 14 znázorňuje čtyři vybrané vzorky na začátku experimentu a po 8 
týdenním ponoru v Ringerově roztoku. Na všech vzorcích lze pozorovat lehkou, ale 
souvislou vrstvu oranžového korozního produktu. Vzorek s 30% vykazuje v některých 
místech nahromadění korozního produtku.  
    
     
Obrázek 14: Korozní změny na vzorcích podrobených imerzní zkoušce v Ringerově roztoku.  
Na začátku experimentu: 100% Fe (a); 10% Si (b); 20% Si (c); 30% Si (d) a na konci 
experimentu: 100% Fe (e); 10% Si (f); 20% Si (g); 30% Si (h) 
a) b) c) d) 
e) f) g) h) 
a) b) 
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Změny hmotnosti byly sledovány vážením vzorků na analytických vahách. 
Výsledky vážení jsou uvedeny v tabulce 5. Šedě jsou označeny vzorky, u nichž není 
možné považovat měření hmotnosti za relevantní. Důvodem je nízká mechanická 
pevnost vzorků s příměsí křemíku nad 20%. Z těchto vzorků se materiál při manipulaci 
odlučuje a chybně přispívá k hmotnostnímu úbytku  Změny hmotnosti v hm.% pro 
všechny vzorky jsou graficky znázorněny na obrázku 15. 
 
Tabulka 5: Naměřené hmotnosti vzorků v různých roztocích 
TýdeŶ RiŶgerův roztok 
0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
0 1156.6 1379.6 1272.7 1144.8 2007.2 1449.1 1419.0 1978.4 
1 1155.5 1393.7 1284.4 1143.4 2009.0 1443.3 1410.0 1964.8 
2 1151.2 1406.9 1298.3 1144.7 2025.1 1435.8 1386.5 1928.0 
3 1149.4 1423.9 1318.4 1153.0 2035.2 1395.1 1325.2 1844.6 
4 1164.6 1457.5 1348.1 1176.9 2061.5 1386.1 1250.8 1816.6 
5 1156.8 1474.5 1366.3 1186.5 2083.0 1381.6 1244.4 1809.3 
6 1146.5 1494.8 1392.2 1200.9 2090.7 1378.3 1230.3 1801.5 
                  
TýdeŶ Fyziologický roztok 
0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
0 1187.6 1911.3 1078.9 1120.2 1901.4 1306.0 1442.6 1707.8 
1 1185.2 1927.0 1091.2 1123.6 1906.6 1306.9 1409.2 1697.9 
2 1185.9 1942.2 1104.6 1133.3 1919.2 1305.1 1404.1 1674.3 
3 1183.8 1970.2 1120.5 1148.8 1937.1 1290.8 1365.0 1635.3 
4 1190.2 2009.2 1144.1 1167.9 1966.0 1283.5 1359.9 1618.4 
5 1189.0 2023.9 1155.8 1175.5 1979.3 1275.8 1344.3 1572.2 
6 1193.5 2049.4 1173.8 1186.2 1988.7 1274.9 1343.1 1555.3 
                  
TýdeŶ Fyziologický roztok PLUS 
0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
0 1462.3 1274.0 1937.9 1265.2 3380.6 1219.0 1380.1 1817.4 
1 1459.3 1272.8 1939.9 1260.9 3371.6 1212.3 1345.2 1803.1 
2 1453.1 1273.9 1942.1 1259.5 3370.8 1200.8 1330.7 1710.6 
3 1443.0 1281.7 1945.5 1267.0 3366.0 1186.0 1310.2 1676.0 
4 1443.3 1312.8 1974.9 1269.2 3370.1 1174.9 1210.4 1549.3 
5 1439.4 1268.5 1989.4 1329.1 3366.9 1167.4 1194.7 1487.9 
6 1449.3 1278.6 2011.0 1354.5 3378.3 1158.2 1156.1 1427.6 
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Obrázek 15: Změna hmotnosti vzorků v hm.% od počátku měření.  
Vzorky uložené v Ringerově roztoku (a); fyziologickém roztoku (b); fyziologickém 
roztoku s kyselinou vinnou a H2O2 (c)  
 
Z grafů na obrázku 15 je patrný nárůst hmotnosti u vzorků s příměsí do 15 % křemíku.  
Naproti tomu, jak již bylo zmíněno, u vzorků s příměsí křemíku nad 20% dochází 
k úbytku hmotnosti zejména z důvodu mechanického odlučování materiálu. 
7.2 Struktura a chemické složení 
Za účelem studia mikrostruktury jednotlivých vzorků byly pořízeny snímky ze 
skenovacího elektronového mikroskopu VEGA3 TESCAN. Tento mikroskop byl také 
využit k analýze EDX pro určení prvkového složení vzorků. Některé vzorky byly kromě 
EDX analyzovány i pomocí RTG difrakční analýzy XRD. Také bylo možno jednotlivé 
c) 
a) b) 
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prvky namapovat na pořízené snímky a zjistit tak jejich prostorové rozložení. Příklad 
grafického výstupu EDX analýzy je uveden na obrázku 16. Tabulka 6 ilustruje výsledky 
provedené EDX analýzy.  
 
 
Obrázek 16: Výsledek prvkové analýzy vzorku čistého železa, provedené v režimu EDX 
 
Tabulka 6: Zastoupení prvků v jednotlivých vzorcích získané analýzou EDX 
Příŵěs křeŵíku [%] 
)astoupeŶí prvků [%] 
Fe Si O Al Ca 
0 89,3 0,80 9,90 - - 
5 - - - - - 
10 65,48 13,99 20,53 - - 
15 70,42 15,78 13,80 - - 
20 76,71 17,22 5,6 0,47 - 
25 49,67 25,05 24,59 0,4 0,3 
30 55,44 25,49 37,30 0,47 0,28 
35 46,66 34,83 17,82 0,44 0,25 
 
Vzorky čistého železa a vzorky s příměsí křemíku 20% a 30% byly kromě EDX 
analýzy podrobeny ještě analýze XRD. Obsah prvků v jednotlivých vzorcích podle 
XRD je následující: 
Čisté železo: čisté železo. 
20% Si: vzorek obsahuje 49% čistého železa (kubická forma), dále pak 
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směs sloučenin železa a křemíku s různou stechiometrií: Fe5Si3 28%, Fe3Si 24%. 
Minoritní složkou je SiO2 v množství 1-2%. 
30% Si: hlavní složkou je sloučenina křemíku a železa ε-FeSi s kubickou mřížkou 
(56%), dále železo (16%), Fe5Si3 (15%), Fe3Si(12%) a stopové množství SiO2 (1%). 
V žádném vzorku nebyly detekovány oxidy ani nitridy železa. 
Mezi XRD a EDX analýzou je nesoulad v množství obsaženého kyslíku ve 
vzorcích. EDX analýza prokázala přítomnost většího množství kyslíku ve všech 
vzorcích kromě čistého železa. Naproti tomu XRD prakticky žádný kyslík neodhalilo. 
Je proto námětem dalších prací odhalit příčinu tohoto nesouladu. 
Spektroskopickou analýzou bylo prokázáno, že rozložení železa a křemíku není 
u všech vzorků rovnoměrné. Proto je důležité, aby byl při přípravě směsí kladen 
důraz na dobu, během které se směsi promíchávají (například ve zkumavce na válcové 
míchačce). 
Při míchání směsi s destilovanou vodou je důležité nejprve získat informaci o 
množství přidané destilované vody, aby konzistence směsi byla optimální. Příliš řídká 
směs z polyuretanového vzorku vytéká a nedostatečně ulpívá v pórech. Velikost vzorků 
po vypálení pak není napříč různými koncentracemi konstantní. 
Při procesu vypalování byl sledován teplotní profil převzatý z [43]. Ačkoli tento 
proces (teplota sintrování 1120°C) nebyl původně navržen pro pálení vzorků s příměsí 
křemíku, byl pro účely této práce zvolen jako vhodný s ohledem na teploty tání 
železa (1535°C) a křemíku (1413°C). Analýza mikrostruktury pomocí elektronové 
mikroskopie prokázala, že vzorky nejsou zesintrovány dle očekávání, protože se 
na železném skeletu vytváří krystaly křemíku. 
Na obrázku 17 je zachycen snímek čistého železa. Ze zobrazené struktury je patrné 
slinutí jednotlivých částic. Také je patrné vytvoření mikropórů o velikosti okolo 5 µm. 
Je jich ale menší množství a mají tendenci se slévat. Stejnou povrchovou morfologii 
vzorku čistého železa popsal Oriňák a spol. [44]. 
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Obrázek 17: Snímek vzorku čistého železa 
 
Vzorky, které mají určitou příměs křemíku vykazují povrchové nehomogenity, 
zřejmě způsobené zmiňovanou krystalizací křemíku na povrchu železa. Charakter 
struktury vzorků není napříč koncentrační řadou konstantní. 
U vzorku s 20% křemíku se na snímku objevují tenké „vlásky“, viz obrázek 18. Při 
větším přiblížení je pod „vlásky“ patrná podobná struktura jako je u vzorku čistého 
železa. U jiných koncetrací není „vlásková“ struktura v takové míře pozorována, i když 
se místy objevuje u všech koncetrací vyšších jak 20%. 
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Obrázek 18: Snímek vzorku s příměsí 20 % křemíku 
 
U vzorku s 25% příměsí vznikají hladké kuličky z čistého železa, zobrazené 
na obrázku 19. V menší míře a s menší prostorovou ostrostí se kuličky objevily i 
u vzorku s 30% příměsí křemíku.  
 
Obrázek 19: Snímek vzorku s příměsí 25 % křemíku 
 
 45 
Pomocí mapování prvků na snímky z elektronového mikroskopu je možné určit 
rozložení prvků ve vzorku. Například u vzorku s 25% křemíku (obrázek 20a)) je vidět 
správné prostorové rozprostření železa a křemíku. V pravé části stejného obrázku lze 
u vzorku s 30%  křemíku pozorovat část vzorku na jehož povrchu je patrná 
vrstva oxidu. Tatáž struktura se vyskytuje v pravém dolním rohu na obrázku 20b). 
Na úlomku v horní části je patrná vrstva křemíku. Důvodem může být vyšší koncetrace 
křemíku (30%) a také tendence křemíku vytvářet na železném skeletu krystaly. 
 
 
Obrázek 20: Mapování prvků na snímky z elektronového mikroskopu.  
a) 75Fe-25Si, b) 70Fe-30Si 
 
7.3 Elektrochemická mČĜení 
Výsledkem elektrochemických měření jsou potenciodynamické křivky, které ilustrují 
vliv příměsi křemíku na posuv korozního potenciálu. Na obrázek 21 jsou zobrazeny 
potenciodynamické křivky, naměřené v týdenním intervalu u vzorků čistého železa, 
železa s 10% Si a železa s 25% Si v Ringerově roztoku. Ostatní naměřené křivky jsou 
součástí příloh.  
Vývoj hodnot korozního potenciálu v čase pro všechny vzorky v jednotlivých 
roztocích je uveden v tabulce 7. Pro přehlednost jsou časové změny hodnot korozního 
potenciálu také vyneseny do grafu na obrázek 22. 
 
a) b) 
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Obrázek 21: Naměřené potenciodynamické křivky vzorků  
čistého železa (a); železa s 10 % Si (b); železa s 25 % Si (c). Vše Ringerův roztok. 
Rozestup jednotlivých měření: 1 týden (kromě 2 – 3 s rozestupem 14 dní) 
  
a) b) 
c) 
0 1  2  3 
4 5 6  7 
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Tabulka 7: Hodnoty korozního potenciálu pro všechny vzorky v Ringerově roztoku v průběhu 8 
týdnů 
TýdeŶ RiŶgerův roztok 
0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
0 -0.6136 -0.6520 -0.6873 -0.6670 -0.5495 -0.4768 -0.4576 -0.4170 
1 -0.5922 -0.6392 -0.6371 -0.6371 -0.1350 -0.5025 -0.3508 -0.1895 
2 -0.5856 -0.5771 -0.5760 -0.5888 0.0558 -0.3357 -0.3165 -0.2065 
3 -0.5110 -0.4947 -0.4907 -0.4982 0.0853 -0.3369 -0.3326 -0.2248 
4 -0.5219 -0.5165 -0.4951 -0.4240 0.0974 -0.3601 -0.2875 -0.2309 
5 -0.5557 -0.3944 -0.4144 0.1123 -0.3146 -0.2014 -0.2879 -0.1768 
6 -0.4649 -0.3902 -0.4033 0.1604 -0.3059 -0.0894 -0.2806 -0.1834 
7 -0.4108 -0.4524 -0.3883 0.0487 -0.2965 0.0539 -0.3050 -0.2132 
  
 
  
TýdeŶ Fyziologický roztok 
0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
0 -0.5911 -0.6712 -0.6819 -0.6573 -0.6232 -0.4651 -0.5003 -0.4907 
1 -0.5826 -0.6381 -0.6349 -0.6413 -0.1788 -0.4544 -0.2867 -0.3401 
2 -0.6146 -0.5772 -0.5869 -0.6071 -0.4117 -0.1598 -0.0333 -0.3110 
3 -0.5603 -0.5208 -0.5251 -0.5486 -0.3424 -0.2280 0.0984 -0.3487 
4 -0.4733 -0.3857 -0.3815 -0.4071 -0.3772 - 0.1181 -0.3091 
5 -0.4588 -0.3926 -0.3638 -0.2431 -0.3958 - 0.0848 -0.2698 
6 -0.4642 -0.3670 -0.3616 -0.0935 -0.3926 - 0.1181 -0.2730 
7 -0.4268 -0.3809 -0.4407 0.0635 -0.3819 - - -0.2399 
  
 
  
TýdeŶ Fyziologický roztok PLUS 
0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
0 -0.5580 -0.5676 -0.6317 -0.6734 -0.6125 -0.6200 - -0.4950 
1 -0.6006 -0.7033 -0.6798 -0.6873 -0.6200 -0.3828 - -0.3230 
2 -0.5666 -0.6456 -0.6146 -0.6061 -0.4362 -0.4512 - -0.2824 
3 -0.5516 -0.5420 -0.5441 -0.5260 -0.1372 -0.3230 - -0.2322 
4 -0.4373 -0.5539 -0.5592 -0.4695 -0.0241 -0.3476 - -0.3209 
5 -0.3830 -0.4706 -0.5197 -0.4514 -0.0551 -0.3510 - -0.3264 
6 -0.3319 -0.4503 -0.4759 -0.3702 -0.0027 -0.3488 - -0.3242 
7 -0.3371 -0.4086 -0.4097 -0.2110 0.0154 -0.3894 - - 
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Obrázek 22: Časové změny hodnot korozního potenciálu vzorků  
v Ringerově roztoku (a); fyziologickém roztoku (b); fyziologickém roztoku s kyselinou 
vinnou a H2O2 (c) 
 
Korozní potenciál nebyl u některých vzorků proměřen z důvodu jejich 
nedostatečné pevnosti. Jedná se o vzorky s příměsí 25%, 30% a 35% křemíku, v 
tabulce 7 jsou příslušná pole proškrtnuta. Vzorek s 30% křemíku, uložený do 
fyziologického roztoku „Plus“ nebylo možné měřit vůbec, ostatní se mechanicky 
poškodily až během měření. 
Z grafů na obrázku 22 je u jednotlivých vzorků patrný posun korozního potenciálu 
směrem ke kladnějším hodnotám, a to ve všech sledovaných roztocích. Tj. čím déle je 
vzorek ponořen do roztoku, tím nižší je jeho tendence korodovat. Celkově však nelze 
spolehlivě určit, zda je zvyšující se příměs křemíku v souladu s nižší tendencí 
korodovat. Grafy však naznačují, že vzorky s příměsí křemíku více jak 20% jsou 
odolnější než vzorky s příměsí nižší. 
a) b) 
c) 
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Důvodem k takovému chování je pravděpodobně tvorba koroního produktu, který 
nelze ze vzorku odmýt, a který brání postupu další koroze. Tato záležitost je v souladu 
s postupně rostoucí hmotností vzorků. Dále je pravděpodobné, že železo, které není 
s křemíkem zesintrováno, koroduje rychleji a ve vtzorcích se zvyšuje koncentrace 
křemíku. Vzorky s vyšší příměsi křemíku korodují pomaleji. 
Výkyvy v hodnotách korozního potenciálu různých vzorků (zejména však 20% Si) 
by bylo možné též vysvětlit přítomností korozních produktů, kdy je možné, že se 
produkt vůbec neodmyl, a tak způsobil výrazný výkyv v trendu vývoje korozního 
potenciálu. Do budoucna by bylo vhodné tuto doměnku ověřit pomocí EDX či lépe 
XRD analýzy. 
Jak již bylo zmíněno, na potenciodynamických křivkách začíná v oblasti vzdálené 
přibližně 50 mV od korozního potenciálu lineární Tafelova oblast. Na obrázku 23 je tato 
oblast proložena lineární spojnicí trendu (zobrazeno červeně). y-ová souřadnice bodu, 
ve kterém spojnice trendu protíná přímku vedenou x-ovou souřadnicí korozního 
potenciálu je hledanou hodnotou logaritmu korozní proudové hustoty. 
 
Obrázek 23: Příklad extrapolace lineární Tafelovy oblasti na potenciodynamické křivce 
  
Proložením Tafelovy oblasti spojnicí trendu tedy lze z potenciodynmaických 
křivek získat hodnoty korozní proudové hustoty, a to dosazením hodnoty korozního 
potenciálu do rovnice regrese a jejím následným odlogaritmováním. Příklady proložení 
oblastí spojnicí trendu a příslušné rovnice regrese jsou uvedeny na obrázku 24. 
Výsledky výpočtu korozní proudové hustoty z rovnic na obrázku 24 jsou uvedeny 
v tabulce 8. 
Hodnoty korozního potenciálu pro dosazení do rovnice regrese byly získány 
z potenciodynamických křivek. jedná se o x-ovou souřadnici bodu, ve kterém 
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křivka protíná osu x (a korozní proud se mění ze záporného na kladný). 
 
  
 
Obrázek 24: Proložení Tafelových oblastí křivek lineární spojnicí trendu.  
Ringerův roztok, 1. měření (0. týden), 5% Si (a); 10% Si (b); 25% Si (c) 
 
Tabulka 8: Příklad hodnot jcorr, vypočtených z rovnice regrese 
 
100% Fe 10% Si 25% Si 
Ecorr [V] -0.6136 -0.6873 -0.4768 
jcorr [A∙Đŵ-2] 0.225 0.2060 0.206 
 
Níže, na obrázku 25, jsou graficky vyneseny hodnoty korozní proudové hustoty pro 
všechny vzorky. Až na některé výjimky sledují všechny vzorky podobný trend, buď 
společně rostou nebo klesají. Globálně však nelze říct, že by se hodnoty určitým 
směrem vyvíjely. Tedy se okazuje, že tendence vzorků korodovat s časem klesá, ale 
rychlost koroze se nemění. 
 
a) b) 
c) 
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Obrázek 25: Časové změny hodnot korozní proudové hustoty vzorků  
v Ringerově roztoku (a); fyziologickém roztoku (b); fyziologickém roztoku 
s kyselinou vinnou a H2O2 (c) 
7.4 ůnalýza roztokĤ 
Vodivost roztoků byla změřena u čistých roztoků a dále v polovině experimentu. bylo 
zjištěno, že vodivost se s časem nemění. Výsledky měření vodivosti jsou uvedeny 
v tabulce 9. 
  
a) b) 
c) 
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Tabulka 9: Vodivost roztoků po 8 týdenním imerzním testu v porovnání s vodivostí čistých 
roztoků 
typ roztoku 
  vodivost [mS∙Đŵ-1] 
čistý 
roztok 0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
RiŶgerův roztok 114,1 112 106,2 109,9 108,8 109 109,7 113,1 111,7 
FǇziologiĐký 
roztok 109,8 107 107,6 109,4 107,9 108,4 110,2 108,7 109,2 
FǇziologiĐký 
roztok Plus 142,3 127,9 131,3 130,9 127,5 135,8 128,6 142,6 143,9 
 
U jednotlivých roztoků bylo také měřeno pH. Stejně jako u měření vodivosti bylo 
měření provedeno u čistých roztoků a poté u roztoků se vzorky v polovině experimentu. 
U vzorků s nižší příměsí křemíku došlo ke znatelnému nárůstu pH, u vzorků s vyšší 
příměsí není nárůst tak znatelný a v případě nejvyšších koncentrací ve fyziologickém 
roztoku plus došlo dokonce k poklesu pH.  
Změny pH lze spojit s přírůstkem korozních produktů v roztoku. Hodnoty uvedené 
v tabulce 10 jsou v souladu s výsledky imerzního testu, kdy bylo zjištěno, že v roztocích 
se vzorky, které obsahují více jak 25% křemíku je přírůstek produktu buď zanedbatelný 
nebo velmi malý. Ve fyziologickém roztoku „Plus“ se nevyskytuje žádný produkt, který 
by roztok zakaloval a tato skutečnost je v souladu se stagnací pH. 
 
Tabulka 10: pH roztoků po 8 týdenním imerzním testu v porovnání s pH čistých roztoků 
typ roztoku 
pH 
čistý 
roztok 0%Si 5% Si 10% Si 15% Si 20% Si 25% Si 30% Si 35% Si 
RiŶgerův roztok 7,4 10,4 10,76 10,43 9,32 8,49 7,89 8,17 7,92 
FǇziologiĐký roztok 6,36 9,77 9,04 10,47 10,56 9,37 10,65 9,16 9,10 
FǇziologiĐký roztok 
„Plus“ 7,8 10,30 9,67 9,90 8,26 8,57 8,43 7,89 7,38 
 
7.5 Pevnost v tlaku 
Při testování pevnosti vzorků v tlaku bylo pozorováno, že vzorky čistého 
železa a železa s 5% příměsí křemíku se pod tlakem stlačují. Vzorky jsou pevné 
a porézní a při zvyšování zátěže nepraskají, ale postupně se stlačují. Ze 2 cm počáteční 
délky se vzorky složí na délku 0,3 cm, poté při zvyšování zátěže vzorky drží složený 
tvar a nebortí se, nepraskají, ani se z nich neoddroluje materiál. 
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Vzorky, které obsahují vyšší procento příměsi křemíku udrží nulový tlak a okamžitě se 
drolí na jemný prášek. 
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8 DISKUZE 
V rámci experimentální části práce byly připraveny vzorky na bázi železa s příměsí 
křemíku. Vzorky byly sintrovány v peci při teplotě 1120°C. Výsledkem sintrování jsou 
pevné porézní vzorky, které je možné podrobit další analýze. Teplota sintrování byla 
převzata z odborného článku, který se soustředil na materiály na bázi železa s příměsí 
hořčíku. Je tedy otázka, do jaké míry zvolená teplota sintrování odpovídá správné 
sintrovací teplotě pro sloučeniny železa a křemíku.  
Do nízkého procenta příměsi křemíku se správná teplota sintrování blíží teplotě 
zvolené podle článku. Čím je ale procento křemíku v železe vyšší, tím více se teplota 
bude lišit, protože teplota tání křemíku (1414°C) je jiná než teplota tání železa (1538°C) 
a hořčíku. 
Správně zvolená teplota sintrování je klíčová jednak z hlediska mechanické 
pevnosti, která se špatným zesintrováním snižuje a dále z hlediska chemického složení a 
mikrostruktury vzorků. Při nesprávně zvolené teplotě se může stát, že křemík bude 
krystalizovat na železném skeletu a k vytvoření intermetalické sloučeniny dojde buď 
pouze částečně nebo k ní nedojde vůbec a vlastnosti vzorku pak nebudou v celém 
objemu konstantní. 
 XRD analýza připravených vzorků prokázala, že se i u vyšších koncentrací 
křemíku vytváří intermetalické sloučeniny železa a křemíku různé stechiometrie, proto 
lze říci, že teplota sintrování byla zvolena správně, i když lze doporučit ji do budoucna 
optimalizovat. 
Korozní odolnost vzorků byla testována jejich ponořením do roztoků simulujících 
tělní tekutiny a byly sledovány hmotnostní změny. Vzorky s příměsí nad 20% křemíku 
jsou křehké a drolí se, tedy hmotnostní úbytek nelze přičítat korozním reakcím. Naproti 
tomu vzorky do 20% příměsi křemíku jsou pevné a jejich hmotnost v průběhu 
experimentu sleduje trend lineárního růstu.  
Hmotnost vzorků narůstá v důsledku tvorby neodmytelného korozního produktu. 
Přesto, že byly vzorky omývány v ultrazvukové čističe, na nich korozní produkt ulpívá 
a lze ho na vzorcích vizuálně pozorovat. Protože jsou vzorky porézní, bude se produkt 
vytvářet i uvnitř vzorků a měnit jeho korozní vlastnosti. 
Při elektrochemickém testu korozní odolnosti bylo zjištěno, že korozní potenciál 
vzorků se postupem času posouvá směrem ke kladnějším hodnotám a tedy tendence 
vzorků korodovat klesá. Tuto skutečnost lze dát do souvislosti s růstem hmotnosti 
vzorků, která je přičítána tvorbě korozního produktu. 
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Otázku zda změny v procentuálním zastoupení křemíku v železe mění jeho korozní 
odolnost nelze spolehlivě zodpovědět. Naměřené hodnoty naznačují, že čím vyšší 
příměs křemíku tím nižší tendence vzorku korodovat. Nelze však mít v tomto tvrzení 
jistotu, protože vzorky jsou porézní a jejich poréznost se navíc se změnami množství 
příměsi mění. Vzorky s vyšším procentem příměsi křemíku jsou méně porézní, tedy 
mají menší plochu exponovanou elektrolytu. Poznatky o změnách korozní odolnosti 
napříč koncentrační řadou lze získat pouze za předpokladu, že u všech vzorků je zajištěn 
kontakt s elektrolytem vždy stejnou plochou. 
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ZÁVċR 
Zadáním diplomové práce bylo nastudování současných poznatků z oblasti materiálů 
vhodných k použití jako biodegradabilních implantátů kostí. Na základě získaných 
podkladů byly připraveny vzorky čistého železa a vzorky železa s určitým hmotnostním 
procentem křemíku. U těchto vzorků byly sledovány jejich korozní vlastnosti a to jak 
expoziční, tak elektrochemickou metodou. 
Za expoziční metodu byla vybrána imerzní zkouška, která spočívá v ponoření 
vzorků do roztoků simulujících tělní tekutiny a sledování jejich hmotnostních změn. 
Imerzní zkouška prokázala, že na vzorcích vzniká neodmytelný korozní produkt, jehož 
hmotnost v čase roste. Tento trend byl však pozorován pouze u nižších koncentrací 
křemíku v železe, protože s rostoucí příměsi křemíku klesá mechanická pevnost vzorku. 
U vzorků s vyšší příměsí křemíku tedy nebylo možné sledovat korozní chování pomocí 
sledování změn hmotnosti. 
Jednotlivé vzorky byly dále podrobeny elektrochemické zkoušce, v rámci které 
byly měřeny potenciodynamické křivky. Ze získaných křivek byly vypočteny hodnoty 
korozního potenciálu a korozní proudové hustoty, ze kterých je možné určit jak tendenci 
vzorků korodovat, tak rychlost jejich koroze. 
Z celého experimentu vyplývá, že s postupem času mají vzorky napříč všemi 
koncentracemi nižší tendenci korodovat, ale jejich korozní rychlost se výrazně nemění. 
Obecně lze říci, že korozní potenciály vzorků s vyšší příměsí křemíku jsou posunuty 
směrem ke kladnějším hodnotám, tedy lze usuzovat na skutečnost, že čím větší je 
příměs křemíku, tím méně vzorky korodují.  
Srovnání jednotlivých vzorků ztěžuje skutečnost, že se jedná o porézní struktury, 
u kterých lze těžko určit plochu koroze. Vzorky s vyšší příměsí křemíku nejsou tak 
porézní jako vzorky s nižší příměsí, a proto může být jejich nižší tendence koroze 
přičtena nižší exponované ploše. 
Výzkum provedený v rámci této diplomové práce prokázal, že křemík není 
vhodnou příměsí k železu má-li být snížena jeho korozní odolnost. Vliv příměsi 
křemíku na korozní odolnost železa není výrazný, přesto však tendence korodovat 
s rostoucím procentem příměsi klesá. Dále je potřeba zohlednit nízkou mechanickou 
pevnost vzorků s vyšším procentem křemíku. Tyto vzorky se velmi snadno rozpadají 
a tedy nejsou vhodné pro nosné aplikace.  
Faktorem, ovlivňujícím pevnost vzorků však může být technologie jejich přípravy, 
kdy teplota sintrování je volena na základě dostupné odborné literatury. V této literatuře 
však není metodologie optimalizována přímo pro slitiny železa a křemíku, a proto by 
bylo vhodné v dalším výzkumu nalézt přesnou teplotu tání konkrétních práškových 
směsí. V případě úspěšného zesintrování obou prvků by se mechanická pevnost vzorků 
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pravděpodobně zvýšila. Dále by zřejmě nedošlo ani ke krystalizaci křemíku 
na železném skeletu, což by mělo vliv i na korozní vlastnosti. 
Ve výsledku tedy křemík nemusí být jako příměs vzorků na bázi 
železa zavrženíhodným prvkem. Je však zapotřebí optimalizovat proces přípravy vzorků 
a zvážit jaké další příměsi zvolit tak, aby se vlastnosti degradabilního materiálu co 
nejvíce optimalizovaly pro účely aplikace materiálu jako bidegradabilního implantátu 
kostí. 
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